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第 1章 序論 
 
 日本人の死亡原因の上位を占めるのは、悪性新生物（癌）、心疾患（心筋梗塞、狭心症な
ど）、脳血管疾患（脳梗塞、脳出血など）である。この内、心疾患と脳血管疾患は血液の循
環障害が原因となっている。血液の循環障害が起こるとこれらの病気だけでなく、冷え性や
肩こり、生活習慣病の原因にもなってしまう。この血液の循環障害は血管抵抗が大きく関わ
っており、血管抵抗を計測することは、動脈硬化の一因と考えられている血管内皮細胞の評
価だけでなく、循環器系疾患の予防、健康管理の指標として重要な役割を担う。よって、社
会の高齢化が進む現在、簡便であるが定量性の高い計測できる装置の開発が望まれている。 
 末梢血管の血流障害は、生活習慣病の要因であるストレス、食生活、飲酒、喫煙、肥満、
遺伝的因子などにより、末梢血管抵抗の増加や血管内皮細胞障害が発生すると考えられて
いる。これにより、高血圧や動脈硬化になり、最終的には心筋梗塞や脳梗塞となる。既存の
方法に超音波エコーを用いた FMD があるが、この方法は、測定者にある一定以上の技量と
経験が求められる。このため、日常の健康管理で使えるような簡便な非観血的方法は未だ開
発されていない。そこで本稿では、皮膚に血圧以上の圧を印加することによって生じる毛細
血管からの血液の流出を、皮膚に光を照射し生体内部を伝播する光を観測する事によって、
毛細血管中のヘモグロビン濃度を計測できる装置を開発し、そこから血流の特性の推定を
行なった。 
 人の皮膚表面には多数の毛細血管があり、これが皮膚細胞への直接的な血液循環をつか
さどっている。この皮膚表面の毛細血管は、血圧以上の圧を印加すると毛細血管から血液が
流出し、圧を印加された皮膚下における毛細血管中の血液量が徐々に減っていく。この毛細
血管から流出する現象は、圧を印加されることにより血管径が小さくなり、血液が押し出さ
れることで起こる。しかし、毛細血管径が小さいために流出する血液量は限られ、他の圧を
印加されていない血管系へゆっくりと流出していく。また、血管径が微小になることで赤血
球の集合化や血管抵抗といった影響で、さらに流出量が減っていくことになる。つまり、圧
印加による毛細血管の血液の流出を観測することで、血管抵抗や血管内皮細胞の評価がで
きると考えられる。 
皮膚表面下の毛細血管の血液流出を観測するために、光センサと LED の光（可視光）を
用いることによって、非観血的で容易な測定法を提案する。光（可視光）は、生体内におい
てヘモグロビンやその他の生体構成物質の吸収が大きく、殆ど透過することができない。し
かし、皮膚に圧を印加する事により毛細血管中から血液が流出すると、それに伴って血液
（ヘモグロビン）が減り、圧印加前と比べ、生体内での光の吸収が減少する。つまり、圧印
加によって毛細血管中の血液が流出し、血液量（ヘモグロビン量）が少なくなるにつれて光
が透過することになる。この時の受光強度の変化を観測することで、毛細血管中の血液量
（ヘモグロビン量）の変化を測定でき、血流の特性の評価ができることになる。 
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 本稿では、上記の原理を基に非侵襲的で容易に毛細血管中のヘモグロビン濃度を計測で
きる装置を開発し、この装置で得られる加圧後の受光強度変化から、毛細血管中のヘモグロ
ビン量と、血液流動特性を評価する方法を検討してきた。この手法により、血管内皮細胞の
評価ができれば、容易で家庭でも日常的に健康管理ができるシステムの実用化への第一歩
となると考えられる。 
 
 
 
 
 
第 2章 血液特性の非観血的評価法の検討 
 
本章では、非観血的な血液特性評価の意義を述べるとともに、複雑な血液のレオロジーを考
慮し、そこから皮膚や毛細血管系の構造と圧印加による血液動態や生体での光の伝播につ
いて議論することから、血液特性の非観血的評価方法の基本原理を検討し、その原理につい
て述べる。 
 
本章では、非観血的な血液特性評価の意義を述べるとともに、複雑な血液のレオロ
ジーを考慮し、そこから皮膚や毛細血管系の構造と圧印加による血液動態や生体
での光の伝播について議論することから、血液特性の非観血的評価方法の基本原
理を検討し、その原理について述べる。 
 
2-1．血液特性の非観血的評価の意義 
 
 日本人の死亡原因の割合を graph.2-1、血液循環障害と疾病の関係を table.2-1 に挙げる。 
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平成 28 年度「人口動態統計の年間推計」より引用 
Graph.2-1 日本人の死亡原因 
 
疾病 原因 
脳血栓、心筋梗塞 血栓が血管径の小さい血管でつまることで生じる 
死因の上位を占める 
エコノミー症候群（下肢静脈血
栓症と肺塞栓症の合併症） 
同じ姿勢の継続と血液水分量の低下により血栓ができ、
それが肺でつまる 
褥瘡 皮膚下の毛細血管系への血液循環の低下により発赤、
腫脹等が生じる 
生活習慣病（貧血、冷え性、肩
こり等） 
血液循環低下で生じる 
Table.2-1 血液循環障害と疾病の関係 
Graph.2-1 より、日本人の死亡原因を占めるのは、悪性新生物（癌）、心疾患（心筋梗塞、
狭心症など）、肺炎(感染性の肺炎、アレルギー性肺炎など)、脳血管疾患（脳梗塞、脳出血な
ど）であることが分かる。このうち上位を占めている心疾患と脳血管疾患の 2 つは、動脈
硬化等の血管の老化や血液の流れが悪くなることが原因となっている。また、Table.2-2 よ
り、血液循環障害は様々な疾病と関連している事が分かる。この血液の循環障害は血液の粘
性が大きく関わっているので、血液の粘性が上昇すると病気になり易い。血管内の血液レオ
ロジーを計測することは、動脈硬化の一因と考えられている血管内皮細胞の評価だけでな
く、循環器系疾患の予防、健康管理の指標として重要な役割を担う。 
 血液レオロジーを計測する方法として、血液成分検査や MC-FAN などの病院での生体
への侵襲行為、採血を要するものが主であり、また手間や費用などが掛かるので簡単に調べ
る事はできない。上記より、社会の高齢化が進む現在、簡便に血液レオロジー計測が可能で
悪性新生物
30%
心疾患
15%
肺炎
9%
脳血管疾患
8%
その他
38%
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日常的に健康管理ができるシステムの開発が望まれている。 
 
 
2-2．血液特性の非観血的評価法の基本原理 
1)血液のレオロジーと血管系の構造 
血液の粘性を決めるものは主に二つで 
 赤血球の変形能の低下 
 赤血球の集合現象 
である。 
 
・赤血球の変形能の低下 
 
 
Fig.2-2(a) 赤血球の変形流動 
 
赤血球はほかの血中成分より大きいが、物理的な外力に対して最小のエネルギーを
使用して変形している。この変形により流体に対する抵抗が減少し微細な血管内でも
流れることができる。この様子を Fig.2-2(a)で示した。 
通常赤血球は丸形となっているが毛細血管などを流れるときは変形をおこし、軸対
称もしくは面対称に比較的均質な変形を起こす。この時変形能の低下した赤血球の場
合、毛細血管といった末梢循環を流れることができず血液の粘性の増加につながって
しまう。 
変形能の低下には以下の要因が挙げられる。 
・pH や温度の変化等の物理的要因 
・老化・疾患による要因 
・薬物による要因 
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・赤血球の集合現象 
Fig.2-2(b) で示すように、これは血液の流速が遅くなった場合に生じる赤血球の集団
が形成される現象である。この集団が形成されたことで粘性が増加し血流の速度が低
下しさらに大きな集合体を形成しやすくなる。その結果、ますます粘性が増加する。こ
ういった悪循環を繰り返すのがこの現象の特徴でもある。 
赤血球の集合現象の主な要因を以下に記す。 
・ 赤血球数の増加 
・ ずり速度低下 
・ pH、温度、浸透圧の変化 
・ 生理的要因(年齢、性別、喫煙) 
 
 
Fig.2-2(b) 赤血球の集合現象 
 
 血液の粘性を決める要因は上記の 2 つ以外にも存在する。いかにそれを示す。 
・ 白血球は赤血球よりサイズが大きいため、赤血球の流動に影響。 
また、白血球自体も血管内皮へのローリング、粘着による血液抵抗の増加。 
・ 血漿の状態変化による赤血球への二次的影響。 
・ 血小板による粘性や血栓を形成することによる血管抵抗の増加 
・ 血管抵抗(血管内皮細胞)の変化 
 
 以上のように血液の粘性を決める要因は、血液のレオロジー的性質が大きく関わって
くるので、非常に複雑なメカニズムとなっている。 
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2） 血管系の構造と圧印加による血液動態 
 
 
Fig.2-2(c) 皮膚の概略図 
 
Table.2-2(a) 血管の場所と血圧 
血管の種類 場所 血圧 
毛細血管 真皮 30[mmHg]以下 
静脈 皮下組織 15[mmHg]以下 
動脈 皮下組織 150[mmHg]以下 
 
 Fig.2-2(c) に皮膚の概略図、Table.2-2(a) で血管の場所と血圧の関係を示す。Fig.2-2(c)に
示すように皮膚表面は非常に薄い表皮が、その下には真皮があり、その中に毛細血管が存在
する。真皮の下の皮下組織には静脈系や動脈系が存在する。皮下組織に存在する動脈系より
血液が毛細血管径に送られ、そこで細胞が酸素などのガス交換や栄養補給を行い静脈系に
流出するという血液循環になっている。これらの血管系は体中に張り巡らされており、また
皮膚表面近くに存在する。Table.2-2(a)より、動脈血圧の 150[mmHg] 以上の圧を生体に印
加すると、圧印加されていない血管系へ血液流出が起こる。これは、実際に皮膚を指などで
押した時、押した部分の皮膚の色が変わる(赤色から白色へ)ことからも明らかである。そこ
で、皮膚表面に 150[mmHg] 以上の圧を印加したときの血液動態を考える。 
 血圧以上の圧を印加した場合、血液は圧印加されていない血管径へ流出する。この時、動
脈と静脈は血管の抵抗が小さく血液流出は大量かつ急速である。しかし毛細血管は血管径
が微細であり、血管抵抗が非常に大きい。このため圧印加での血管内の血液の流出は少なく
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すべての血液が流出(閉鎖)するまで時間は長くなると考えられる。ここではこの毛細血管で
の血液動態について述べる。 
 
 
Fig.2-2(d) 毛細血管の概略図 
 
Fig.2-2(d) に毛細血管の概略図を図示した。毛細血管の直径は 3~10μm であり動脈、静
脈の直径は約 5.0[mm]である。毛細血管は動脈、静脈に比べ非常に細く、このため血管の抵
抗が動脈や静脈に対して大きくなる。圧が印加されると血管が潰され血管径が小さくなる。
これにより血管の抵抗が増大し、血液の流出が少なく血管がつぶされた状態である閉鎖に
時間がかかる。また、毛細血管の直径に対して赤血球は直径約 8μｍ であり、血液成分の
容積比率(ヘマトクリット値)およそ 45％、血球容積比率およそ 96％ であるので、他の成
分と比較して血流と強く関連している。前述の赤血球の変形能より、通常は中心部が薄い円
盤状をしているが、赤血球と同程度かそれ以下のサイズの微小な毛細血管を通過するとき
は、Fig.2-2(d) のようにパラシュート(軸対称)あるいはスリッパー形(面対称)のような比較
的均質に変形して流動する性質がある。圧印加により血管径が小さくなる時赤血球は自ら
の変形能を利用して血管から流出していくと考えられる。しかし、赤血球が硬化していて変
形能が低下しているとき、血管からの流出が困難になり血管抵抗の増大につながる。これは
血液の粘度上昇につながる。また赤血球の集合現象で述べた通り、圧印加による血管抵抗増
大によって血流が遅くなり、それによりずり速度が小さくなると集合現象が生じる場合が
あり、流出が遅くなりさらに血液粘性が上昇してくる。以上のことから毛細血管に関しては
圧印加すると血管抵抗が増加し血液流出量が低下していく。そして赤血球の変形能の低下
や集合現象等の粘性要因があると、血液の流出量がさらに減少する。 
 以上のことより、皮膚に血圧以上の圧を印加すると動脈・静脈系において血管が短時間で
閉鎖され、圧が印加されていない血管へと大量に血液が流出するが、毛細血管系において短
時間では閉鎖せずに徐々に流出していく。この時に生じる毛細血管での血液流出量の減少
は粘性と非常に関連があり、毛細血管の血液流出を観測すれば血液の粘性を計測できると
考えられる。 
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3)血液特性の非観血的評価法の基本的アイディア 
 
 
(a)圧印加前 
 
(b)圧印加後 
Fig.2-2(e) 非観血的血液評価法の概要図 
 
 非観血的血液評価法の概要図を Fig.2-2(e) に示した。 
光源と光検出器が生体表面という同一平面にある場合、光源より照射される光は生体組
織内に侵入し、ある部分で反射、光検出器に到達し検出される 
 生体に動脈の血圧(150[[mmHg]])以上の圧を加えると血管から血液が流出していく。この
時の血管内における血液量の変化を、生体内を透過した光の受光強度変化から観測し、毛細
血管中のヘモグロビン濃度を算出すれば血液の粘性が推定できると考えられる。 
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2-3．電気回路による血管系のモデル化 
1)血管系の電気回路モデル 
 
電気回路モデルと血管流路パラメータとの対比として以下に示す。 
 電圧 V―＞血管内圧 P 
  電流 I－＞血流量 S 
 
１)動脈系(流れの変化が遅い場合) 
  流れの変化が遅い動脈系では、Fig.2-3(a) のような電気回路モデルで表される[1]。 
 
 
Fig.2-3(a) 動脈モデル 
 
血管抵抗 
0 4 4
8 Pa s
R
R m


 
  
 
    (2-1) 
血液リアクタンス 
0 2
4
3
L
R


      (2-2) 
血管系のキャパシタンス(血管内
に蓄えられる血液量) 
3 22 (1 )R
C
Eh
 
     (2-3) 
 ここで、 
    ： 血液の質量   Ｒ ： 血管の内径 
  ： 血液の粘性率  Ｅ ： 血管壁のヤング率 
  ： 血管壁のポアッソン比  
 
とすると(2-1)式で表される血管抵抗 R0 は血管径 R が大きい場合や血液の粘性率μが小
さい場合に小さくなることを示している。 
11 
 
２)静脈系 
 静脈系においては逆流を防ぐ静脈弁があるので、その電気等価回路は、Fig.2-3(b) のよう
に表される[1]。 
 
 
Fig.2-3(b) 静脈モデル 
 
  ここで、血管抵抗 R0 は 
0 4
8
R
R


                        (2-4) 
と表される。 
 
３)毛細血管系 
 次に毛細血管系のモデルについて考える。毛細血管は内皮細胞のみでできており、血管自
らを収縮させるための筋肉が無い。また静脈系にある弁も存在しないため、毛細血管 Fig.2-
3(c)のような等価回路を毛細血管系のモデルと考える。 
 
Fig.2-3(c) 毛細血管モデル(a) 
 
Fig.2-3(c) 毛細血管モデル(b) 
 
(ａ)は毛細血管系からの血液の流出時、(ｂ)は流入時のモデルとなる。 
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Fig2-3(c) において、血管抵抗 R0 は、静脈系の場合と同じであり 
0 4 4
8 Pa s
R
R m


 
  
 
                    (2-5) 
である。 
 ここで、毛細血管に蓄えられている血液量 Q は、血管半径 R を用いて 
2 3[ ]mQ n l R m                     (2-6) 
と、近似できる。ここで、n は対象としている毛細血管の本数であり、lm は毛細血管の平
均長さである。 
 
(2-6)式を(2-5)式に代入すると、 
 
2 2
0 2
8 mn lR
Q
 
                          (2-7) 
 
 ここで血管抵抗 R0 は血液の粘性μに比例し、血管中の血液量に依存して変化していく。
このため一定の外部圧力を血管に加え内部の血液が流出していく状態を考えると、時間経
過で減少する血液量 Q に応じて血管抵抗 R0が増加し、血液流出を抑えてしまう。 
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2)圧印加時の血液動態 
 
 皮膚に動脈の最高血圧よりも高い圧力を与えた場合を考える。このとき、動脈、静脈では
血管径が毛細血管に対して十分に大きいため、毛細血管と比べて低い血管抵抗により血液
は圧印加と共に急激に流出していく。しかし毛細血管では血管径が小さいため血管抵抗が
高くなり流出速度は遅くなる。また血液の流出に伴う血管系の減少によりさらに血管抵抗
が大きくなる。これにより血液の流出は非常にゆっくりしたものになる。 
 
 
Fig.2-3(d) 圧印加時の血液動態 
 
Fig.2-3(d) に圧印加での血流動態を示す。このとき等価電気回路は、静脈系の血液抵抗が
毛細血管系に比べて充分に小さいと考えられるので、Fig.2-3(e) にようになる。毛細血管に
比べて静脈系は血管径が大きいことから血管抵抗が十分に小さいと考えられる。 
 
Fig.2-3(e) 圧印加時の毛細血管径 
 
C：毛細血管中の容量 
コンデンサに蓄えられた電荷 Q が血液量
に相当 
 
R0：血管抵抗 (2-7)式と同じ 
Pa：外部から加えた圧力 
  (単位は Pa/m)
 
毛細血管系から流出していく血流量(電流)Ｉ は 
2 3
2 2
/
8
a a
m
P P
I Q m s
R n l 
                     (2-8) 
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この時、 dQI
dt
  を考慮すると、毛細血管系に蓄えられている血液量 Q が満たす微分
方程式は以下のようになる 
 
毛細血管中の血流量 Q が圧印加後に満たすべき微分方程式 
2dQ Q
dt
                          (2-9) 
ただし、 
2 2 2 3
/ 1
[ ]
8
a
m
P Pa m
n l m Pa s m s

 
              (2-10) 
 
 
(2-9)式は物理的には Fig.2-3(f) に示した意味を持つ。 
 
Fig.2-3(f) 外部からの圧印加時における血管動態 
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3)毛細血管中の血液量と受光強度の関係 
 
毛細血管中の血液量 Q が満たす微分方程式(2-9)は以下のように解くことができる。 
Q の微分を Q’ とすれば、両辺を Q2 で除算して 
2
'Q
Q
                               (2-11) 
1

 
 
 Q
                             (2-12) 
より、 
 
毛細血管中の血液量 Q の方程式 
1
Q
t C


                            (2-13) 
ただし、 
2 28

 
 a
m
P
n l
 
 
ここで C は積分定数であり、t＝0 のときの初期血流量を Q0 とすれば、C=1/Q0 となる。 
 
光検出器で観測される光の強度を IR、血液中での光の減衰を AB、生体組織での光の限摺
を AT、入射光強度を IT とすると血液と毛細血管を透過した場合の IR は(2-14)式となる 
R B T TI K A A I                           (2-14) 
ただし、K は係数(光検出器の効率)である。 
式(2-14)の時間変化を考えると、 
R B
T T
I A
K A I
t t
 

 
                         (2-15) 
血液による減衰と血液量の間に近似的に次の関係式が成り立つものと考えると、 
BA Q
t t

 
 
 
                           (2-16) 
受光強度と血液量には、 
R
T T
I Q
K A I
t t

 
 
 
                        (2-17) 
という関係式が存在する。 
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 血液量 Q とそのとき観測される受光強度 IR を Fig.2-3(g)に示す。 
 
Fig.2-3(g) 微分方程式の解(血液量 Q と受光強度 IR) 
 
 ここでαは関数の形を決める要素となるが式(2-10)より血液粘性に逆比例している。した
がってαを実験により推定することで血液粘性の評価が可能になる。Fig.2-3(h)にαを変化
させたときの血液量について示す。 
 
 
0
0.2
0.4
0.6
0.8
1
1.2
相
対
血
液
量
時刻t
血液量Qの時間変化
α=0.05
α=0.1
α=0.2
α=0.3
α=0.5
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Fig.2-3(h) 血液量 Q の時間変化による推移[2] 
 ここで α の持つ物理的な意味について議論する。 
圧印加時の血液量変化を表す(2-9)式のパラメータ α は、 
 
2 28
a
m
P
n l

 
                           (2-10) 
 
で与えられる。 
αは(2-9)式でも明らかなように圧印加による血液量 Q の減少の速度を示す。αを決める要
因については以下の通り。 
 
① 血液の粘性 μ 
血液の流れが悪く粘性が高い場合、αが小さくなる。これに対して粘性が低いとαが
大きくなる。 
 
② 毛細血管の本数 n および 毛細血管の長さ lm 
圧印加前における総毛細血管量(総血液量)を Q0、 血管の半径を R1した時、 
2
0 I mQ R nl                   (2-18) 
0
2m
I
Q
nl
R
                    (2-19) 
n，lm は、毛細血管内の総延長に相当し、毛細血管系の総血液量には依存しない。 
これは圧を印加した面積に依存するものである。 
 
③ 印加圧力 Pa 
印加圧力の増加に伴いαも増加する。Paの影響を無視するためには一定圧を加えるか
Paで正規化した 
/N aP                    (2-20) 
を使えばよい。 
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2-4.ヘモグロビン濃度計測の基本原理 
 
1） 受光強度からのヘモグロビン濃度の定式化 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-4(a) 光源-光検出系 
 
Fig.2-4(a) に生体への光源-光検出系の概要を示す。ここで透過光路長、生体組織での減
衰係数、検出器効率の 3 つをそれぞれ仮定して定式化を行なう。 
 
① 透過光路長をℓとする。 
本来、光源からの入射光は生体組織内で散乱しながら検出器に到達しているが、こ
こでは定まった光路を通過しするものとする。血液中のヘモグロビンによる減衰は
Lambert-Beer 則より 
𝐴𝐵 = (−𝜀𝑐ℓ)            (2-21) 
で与えられる。 
ここで、ε：光の波長によるヘモグロビンの吸光係数(単位:1/mm) 
   c：組織中のヘモグロビン濃度(割合であり 0 ~ 1 の値をとる無次元量) 
② 生体組織での光の減衰を AT とする。 
この減衰は、組織の減衰だけでなく、長時間の圧の後でも流出していない貯留血液
成分による減衰も含まれる。 
  ③ 検出器の検出効率を K とする。 
このとき、検出器の出力 Ｉr は、毛細血管系の血液の圧印加による有無により以下
の(a)、(b)二つの場合に分けられる。 
 
(a)圧印加直前(生体内に血液がある状態)での検出器出力 IrB 
T R光源
毛細血管
静脈
動脈
光検出器
光伝播経路
：光路長
I0 K
直接伝播光ＩＤ
AT：生体組織での
光の減衰
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0 exp( )rB T DI K I A c I                (2-22) 
ここで ID は Fig.2-4(a) に示すように、検出器で検出される光源からの直接伝播光(外光も 
に含まれる)である。 
 
(ｂ)圧印加より十分に時間経過し、血中ヘモグロビンによる光の減衰が全くない時の検出器
出力 IrT 
0rT T DI K I A I                    (2-23) 
となる。直接伝播光を測定可能とすれば、は減算により消去することができ、(2-22)式、(2-
23)式は 
 0 exprB rB D TI I I K I A c               (2-24) 
0rT rT D TI I I K I A                    (2-25) 
となる。 
式(2-24)、式(2-25)式の対数をとると、 
    0ln lnrB TI K I A c                         (2-26) 
   0ln lnrT TI K I A                            (2-27) 
よって、 
    ln ln ln rTrT rB
rB
I
c I I
I

 
     
 
                    (2-28) 
これより、透過光路長 、ヘモグロビンの吸光係数   を既知として、ヘモグロビンの濃度 
c は、 
  
ln rT
rB
I
I
c

 
                              (2-29) 
 
として求められる。 
 
 
 
2） 任意の時間(圧印加開始からの時間)でのヘモグロビン濃度の推定 
20 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.2-4(b) 受光強度の時間変化のグラフ[2] 
  
圧印加開始時刻 t = ttでの検出器出力(受光強度)IrBtは、ヘモグロビン濃度を ctとし直接伝
播光 ID を無視すると式(2-22)より 
0 exp( ) rBt T tI K I A c                  (2-30) 
となる。 
一方、圧印加後、時間経過が十分で血液が生体から流出したと考えられる場合、検出器出
力(受光強度) Irtは 
0rT TI KI A                           (2-31) 
である。これより、 
     exp  rBt t
rT
I
c
I
                     (2-32) 
となり、これより、任意の時刻におけるヘモグロビン濃度 ct は以下のようになる。 
    
1
ln

 
  
 
rT
t
rBt
I
c
l I
                        (2-33) 
 
 
受光強度
時間t1 te0
IrB1
圧印加により血液の流出が生じ始める
t1 :  加圧開始時間
te :  加圧終了時間
IrBt
tt
IrT
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第 3章 ヘモグロビン濃度の定量的計測 
 
 本章では、ヘモグロビン濃度の定量的な計測法を検討し、その原理について述べる。 
 
3-1．定量的計測のための検討 
 
 ヘモグロビン濃度を定量的に測定するには、２つの課題がある。ここでその課題を列挙す
る。 
 
 
課題 １．酸化ヘモグロビン(HbO2)と還元ヘモグロビン(Hb)の吸光係数の違い 
課題 ２．組織の吸光係数の違いによる生体内の光伝播経路 
 
 
始めに、課題 １ の対策として、酸化ヘモグロビンと還元ヘモグロビンの吸光係数がほ
ぼ等しいとされる緑色光を用いた。波長による吸光係数の違いを示したグラフを Fig.3-
1(a) に示す。緑色光を用いることで血管内のすべてのヘモグロビン濃度の計測が可能と
考えられる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.3-1(a) 波長－モル光吸収係数[3] 
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次に、課題 ２ だが、本章では課題 ２ の対策について詳しく後述する。 
生体組織中での光の伝播経路は、LED と受光素子の位置関係(密着型配置、非密着型配置)
にかかわらずバナナシェープ型となる。このバナナシェープは、組織の吸光係数により形が
変わり、それに応じて真皮中の毛細血管部を通過する光路長が変化する。光路長が変わると、
真皮による受光強度変化分が雑音になり推定ヘモグロビン濃度に誤差が生まれる。この光
路長の変化による誤差は、真皮の吸光係数の大きさに依存しているため、同一人が同一部位
を計測する場合には、単に測定値にある係数が乗算されるだけである。しかし、複数人での
相互比較や、血液粘性特性の評価では、ヘモグロビン濃度の絶対的計測が必要になる。この
ため個人差による誤差の原因となる真皮の吸光係数を無視できる測定、つまり光路長が変
化せず、ヘモグロビン濃度の絶対計測ができるような測定系が望ましい。 
 
 このような立場から、ここではヘモグロビン濃度の定量計測ができるような測定系の構
成について検討を加える。 
 
 ただし、検討に当たっては次のような仮定を設ける。 
 
仮定１．生体表面に近い方から、表皮、真皮で構成される皮膚構造のうち毛細血管は主に、
真皮部の皮膚表面に近い部位に存在する。この仮定は、実際の解剖学的観察とも一
致する。 
 
仮定２．生体組織からの散乱は多重散乱を考慮せず、ある部位で １ 回だけ入射光が散乱し
受光素子に到達するものと考える。実際には生体に照射した光は多重散乱を生じ
複雑に伝播し光路長が長くなる。よって組織の光吸収の影響を大きく受けてしま
い、検出される光の強度は弱くなる。この意味で、1 回のみ散乱するという仮定は、
第一近似としては妥当と考えられる。 
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ここで生体皮膚内での光伝播を考えるに当たって、皮膚の構造を示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
1. 皮膚は表皮と真皮からなり、表皮の厚みは 0.2ｍｍ 程度、表皮＋真皮の厚みは 1.5ｍｍ
程度 
2. 表皮は表面から、角質層、顆粒層、有刺層、基底層からなる。 
3. 皮膚の色調を与えるのは次の 3 つの原因。 
(ア) メラミン色素(表皮の基底層：黒色人種で強く形成) 
(イ) カロチン(表皮の顆粒層：黄色人種で強く形成) 
(ウ) ヘモグロビン(真皮層上部にあり皮膚の“赤み”に関係) 
 
 
Fig.3-1(b) 皮膚の構造[4] 
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3-2．表皮‐真皮 3 層皮膚モデル 
 
 ここでは先に示した皮膚の構造を元に皮膚の光伝播モデル(表皮‐真皮 3 層皮膚モデル)
を構成した。 
 
Fig.3-2(a)に生体組織(皮膚)における光の伝播モデルを示す。測定に必要となる生体の部
位を表皮(厚み：d1、吸光係数μ1)、毛細血管を含む真皮(厚み：db、吸光係数μ2 )、毛細血管
系を含まず、さらに深い位置にある真皮(吸光係数μ2)として考える。 
また生体近くの光源(LED)からの入射光は生体組織内のある点 P で反射され光センサ
(PD)によって受光されるものとする。Fig.3-2(a) に示すように、この系では LED－光セン
サ(非密着型)は生体表面に対して高さ ds に置かれ、その間に幅 w0、厚み d0 の光遮蔽物が
置かれていると考える。 
また光の散乱は、毛細血管を含む真皮、毛細血管を含まない真皮の 2 層で生じ、表皮部
では光の散乱が無視できるものとする。 
 
 
               Fig.3-2(a) 皮膚の光伝播モデル[5] 
P(x,z)
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z
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
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ここで点 P が毛細血管を含まない真皮部にあるときの受光強度 IR は、毛細血管中に血
液が存在するとき Lambert-beer 則から、 
         , 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp exp 1/ 1/R B T R c b b bI KR R S c l         
                                     (3-1) 
また毛細血管の血液が加圧により流出したとすると、 
       , 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp 1/ 1/R B T R c bI KR R S l       
                                   (3-2) 
この時、 
1：表皮層の往復での光路長(往路を 1,1、復路を 2,1とすれば、 1 1,1 2,1  ) 
b ：毛細血管を含む真皮層の往復での光路長 (往路を 1,b 、復路を 2,b とすれば、
1, 2,b b b  ) 
2 ：毛細血管を含まない真皮層の往復での光路長(往路を 1,2 、復路を 2,2 とすれば、
2 1,2 2,2  ) 
一方 1,0 は点 Ｐ までの往路の光路長、 2,0 は点 Ｐ からの復路の光路長であり、 
 
2
2
1,0
2
s
s
w
d z x
 
    
 
                 (3-3) 
 
2
2
2,0
2
s
s
w
d z x
 
    
 
                    (3-4) 
さらに次のような式が導出できる。 
1
1,1 1,0
s
d
z d


                           (3-5) 
1, 1,0
b
b
s
d
z d


                           (3-6) 
 1
1,2 1,0
( )b
s
z d d
z d
 


                       (3-7) 
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1
2,1 2,0
s
d
z d


                          (3-8) 
2, 2,0
b
b
s
d
z d


                          (3-9) 
 1
2,2 2,0
( )b
s
z d d
z d
 


                      (3-10) 
 
TR 、 RR は LED と受光素子の指向性であり、指向性が余弦関数であらわされる場合、 
1
1,0
cos sT
d z
R 

                          
(3-11) 
2
2,0
cos sR
d z
R 

                          (3-12) 
で与えられる。 
 
 また(1)、(2)式中の K は受光素子の感度、Sc は生体組織の散乱係数(ただし、表皮組織は 
0 と仮定)である。 
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3-3．組織の吸光係数に依存しないヘモグロビン濃度の計測系 
 
 光の伝播モデルが(3-1)、(3-2)式のように表される場合、組織の吸光係数に依らないヘモ
グロビン濃度を計測するための条件は以下の二つである。 
 
条件 １．光の散乱が毛細血管を含まない真皮層で起こる。 
条件 ２．毛細血管を含む真皮層を光はほぼ垂直に透過する。 
 
このとき、光はヘモグロビンを含む真皮層を往復(計 2 回通過)するので、光路長は、ヘ
モグロビンを含む真皮層の厚みを dbと考えれば 2db と近似できる。 
 
 この様子を Fig.3-3(a) に示す。 
 
Fig.3-3(a) 組織の吸光係数の影響を受け易い系(ａ)[3] 
組織の吸光係数の影響を受け難い系(ｂ)[3] 
 
 Fig.3-3(a)の(b)のように光の遮蔽版を最適化し、生体内における光の反射が毛細血管を含
まない真皮層で生じる構造にする。この場合、光の透過経路はほぼ垂直となり、毛細血管を
含む真皮層を 2 回通過することになる。さらに、毛細血管を含む真皮層で反射しないため、
毛細血管を含む真皮層における透過経路が 2dbで一定になると推測でき、組織の吸光係数の
影響を受けにくくなると考えられる。したがってヘモグロビン濃度の定量計測が可能にな
る。 
 
x
z
表皮
毛細血管を
含む真皮
毛細血管を
含まない真皮
厚みｄ１
厚みｄｂ
ds0
wd
LED 光センサ
光遮蔽物
x
z
表皮
毛細血管を
含む真皮
毛細血管を
含まない真皮
厚みｄ１
厚みｄｂ
ds0
wd
LED 光センサ
光遮蔽物
(a) (b)
ヘモグロビン濃度の定量計測を
行おうとするとき、真皮の吸光係数の
影響を受け易い 配置
ヘモグロビン濃度の定量計測を
影響を受け難い配置
生体皮膚
行おうとするとき、真皮の吸光係数の
生体皮膚
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3-4．青色光と緑色光からヘモグロビン濃度算出 
 
多色光センサを用いた酸素飽和度推定の原理について述べる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig3-4 三波形反射光センサ写真 
 
3-4-1．二波長光センサを用いる臨床的意義 
 
 下に、波長によるヘモグロビンの吸光係数について示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig3-4-1 酸化ヘモグロビン（HbO2）と還元ヘモグロビン（Hb）の分光吸光特性 
 
 
 
遮光板 
厚み変更可能 
各波長に対応
した受光素子 
三波長 LED 
470、530、630nm 
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光センサの LED は下の二色を用いた。 
 
表 1 光センサの使用波長に対するヘモグロビンの吸光係数 
 
 
 
 
 
 
波長による特性についてそれぞれ説明する。 
 ・緑色光：酸素分圧の違いによる吸光係数の変化はほぼ無視できる 
⇒血液量の計測が可能 
 ・青色光：酸化・還元ヘモグロビンの割合により、伝播する光の量が変化する。 
 
この緑と青の波長による吸光係数の違いを利用し、血管内の溶存酸素量の変動を評価する。 
 
 
 
3-4-2．青色光と緑色光からヘモグロビン濃度算出 
         
 
仮定： 
① 血液の大部分は、真皮の毛細血管に存在する。 
② 青色光、緑色光とも真皮を通過して、皮下組織にまで至り、散乱光は再び真皮を通過し
て受光素子で受光される。 
③ この時、青色光、緑色光の受光強度𝐼𝐵, 𝐼𝐺は(3-4-1),(3-4-2)式で与えられる。 
𝐼𝐵 = 𝐼𝐵0𝛼𝐵exp(-𝜇𝐵𝑇𝑙𝐵)   (3-4-1) 
𝐼𝐺 = 𝐼𝐺0𝛼𝐺exp(-𝜇𝐺𝑇𝑙𝐺)   (3-4-2) 
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また、青色光による組織の吸光係数𝛼𝐵, 緑色光による組織の吸光係数𝛼𝐺は、 (3-4-3),(3-4-4)
式で与えられる。 
𝛼𝐵 =  exp{−(𝜇𝐵,𝐻𝑏𝐶𝐻𝑏𝑙𝐻𝑏) + (𝜇𝐵,𝐻𝑏𝑂2𝐶𝐻𝑏𝑂2𝑙𝐻𝑏𝑂2)}   (3-4-3) 
𝛼𝐺 = exp{−(𝜇𝐺,𝐻𝑏𝐶𝐻𝑏𝑙𝐻𝑏) + (𝜇𝐺,𝐻𝑏𝑂2𝐶𝐻𝑏𝑂2𝑙𝐻𝑏𝑂2)}   (3-4-4) 
 
 
計測法： 
① IB,bias, IG,biasは、センサか組織に伝搬する直前の受光強度からもとめられる。 
② 強加圧の条件下で t→∞の受光強度は、 
𝐼𝐵,∞ = 𝐼𝐵0exp(-𝜇𝐵𝑇𝑙𝐵)  (3-4-5) 
𝐼𝐺,∞ = 𝐼𝐺0exp(-𝜇𝐺𝑇𝑙𝐺)  (3-4-6) 
として求めることができる。 
 
(3-4-1)～(3-4-6)式より、受光強度及び、酸化,還元ヘモグロビン濃度を含めた式は、 
𝜇𝐵,𝐻𝑏𝐶𝐻𝑏𝑙𝐻𝑏 + 𝜇𝐵,𝐻𝑏𝑂2𝐶𝐻𝑏𝑂2𝑙𝐻𝑏𝑂2 = − ln (
𝐼𝐵
𝐼𝐵,∞
)  (3-4-7) 
𝜇𝐺,𝐻𝑏𝐶𝐻𝑏𝑙𝐻𝑏 + 𝜇𝐺,𝐻𝑏𝑂2𝐶𝐻𝑏𝑂2𝑙𝐻𝑏𝑂2 = − ln (
𝐼𝐺
𝐼𝐺,∞
)  (3-4-8) 
となる。 
 
 
 
※定数の定義は以下の通りである。 
 𝜇𝐺𝑇：緑色光の組織による吸光係数[mm-1] 
 𝜇𝐵𝑇：緑色光の組織による吸光係数[mm-1] 
 𝜇𝐵,𝐻𝑏, 𝜇𝐺,𝐻𝑏：青色光及び緑色光に対する還元ヘモグロビンの吸光係数[mm-1] 
 𝜇𝐵,𝐻𝑏𝑂2, 𝜇𝐺,𝐻𝑏𝑂2: 青色光及び緑色光に対する酸化ヘモグロビンの吸光係数[mm-1] 
 𝐶𝐻𝑏, 𝐶𝐻𝑏𝑂2:還元ヘモグロビン濃度及び酸化ヘモグロビン濃度 
 𝑙𝐻𝑏, 𝑙𝐻𝑏𝑂2:還元ヘモグロビン及び酸化ヘモグロビンを含む真皮層の光路長[mm] 
 𝐼𝐺,∞：時間経過後の緑色光の受光強度[V] 
  𝐼𝐵,∞：時間経過後の青色光の受光強度[V] 
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3-4-3．青色光と緑色光からヘモグロビン濃度算出する意味 
緑色光と青色光から算出するのは酸化と還元の吸光係数の違いから生化学的な意味でパラ
メータを分けられるからであり、以下のような意味がある。 
緑色光 : 酸化,還元の吸光係数がほぼ同じであるため𝐶𝐻𝑏,𝐺（緑から算出したヘモグロビン量）
は全ヘモグロビン量に相当 
青色光 : 青の吸光係数が還元に対して酸化が大きいので𝐶𝐻𝑏,𝐵（青から算出したヘモグロビ
ン量）が大きければ酸化 Hb が大きい事に相当する。 
 
 
 
酸化ヘモグロビンと還元ヘモグロビンの大小を評価する手段として、以下の()式の様に緑色
光と青色光の比をとることにより規格化する。 
𝑪𝒓𝒂𝒕𝒊𝒐 =
− 𝐥𝐧(
𝑰𝑩-𝐈𝐁,𝐛𝐢𝐚𝐬
𝑰𝑩,∞-𝐈𝐁,𝐛𝐢𝐚𝐬
)
− 𝐥𝐧(
𝑰𝑮-𝐈𝐆,𝐛𝐢𝐚𝐬
𝑰𝑮,∞-𝐈𝐆,𝐛𝐢𝐚𝐬
)
  (3-4-9) 
 
これにより、動脈と静脈のパラメータから酸化ヘモグロビンと還元ヘモグロビンの大小を
評価する指標とする。 
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次にこの解析方法をする臨床的意味について以下に示していく。 
 
従来からの解析法 
1 次圧後 2 次圧によって細動脈の血液再充満の評価 
 
新しい解析法の追加 
末梢循環に障害がある人は動脈から酸素が供給されているにも関わらずガスや栄養の交
換が十分に機能されていない可能性がある 
 
 
酸化,還元ヘモグロビンで評価 
 
 
生化学的な機能評価に臨床的には繋がる可能性がある 
 
 
Fig3-4-2 従来の解析方法に生化学的機能評価の追加  
図で示すと Fig3-4-2 の様になっていて、従来では 1 次圧後 2 次圧によって血液量の多さを
見ているだけだったが、 
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それに追加して、従来からある細動脈の再充満特性と酸化,還元ヘモグロビンの大小 
細静脈の流出量や酸化,還元ヘモグロビンの大小を評価する。 
 
 
第 4章 自動位置合わせ機構 
4-1 計測装置概要と旧装置との比較 
 
本計測装置は、LED と光センサの間に光遮蔽物を設けたセンサ系を用いている。また、
加圧機構は加圧の押し込み深さによらず、一定圧になる電気式加圧アクチュエータを用い
ている。また、上枕と下枕を指に合わせて凹凸した形にすることにより指が固定され、検査
部位は指としている。 
また、旧装置では下記のような指の位置ずれ(Fig.4-5(a)、Fig.4-5(b))、心拍数や血圧、さら
には被験者の指の形状といった結果がばらついてしまう要因があると考えられる。
 
実験ごとに変化する指の位置 
 指の左右方向のずれ 
 指の前後方向のずれ 
 指の上下方向のずれ 
 測定中の位置変化 
 指のセンサへの追従 
 皮膚(血管の弾力) 
 
生体内の変化 
 交感神経系による血流変化 
 
その他要因 
 指のマッサージ効果 
 指のけがや曲り 
 
 交感神経系の影響による誤差は抑えることが困難である。しかし、皮膚温や血圧などを実
験の前後で測定することで生体の時間変化として観測し、実験中に変化があるか無いかを
確認する。 
これらの中で指の位置については、測定前の他人による目視判断に依存していることが
大きく影響していると考えられる。したがって指位置を認識・定量的に評価する機能を導入
した装置が必要となる。 
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Fig.4-5(b) 指の前後・上下方向のずれ
Fig.4-5(a) 指の前後・左右方向のずれ 
 
 
Fig.4-1(a), 4-1(b), 4-1(c)に指位置の認識・評価機能を導入した装置を示す。 
 
Fig.4-1(a) 測定装置の全体写真[6] 
 
指の左右方向のずれ(Fig,5-1(a))であるが、測定装置には指を上下から抑える治具(上枕、下
枕)が存在する。これを U 字型でくぼみに指を従わせれば左右位置が固定されるような治具
として開発(Fig,5-1(b))し、対策した。 
 
非常停止ボタン 
脈拍測定 
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Fig.4-1(b) 検査部位固定下ホルダー 
 
Fig.4-1(b) 検査部位固定上ホルダー 
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Fig.4-1(c) 三波長光センサ系[6] 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
遮光板の幅変更可能 
各波長に対応した受光素子 
緑 
赤 
青 
三波長 LED 
赤 630nm 
緑 530nm 
青 470nm 
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次に計測装置のブロック図を Fig.4-1(d)に示す。 
 
 
Fig.4-1(d) 計測装置のブロック図[6] 
 
 この計測装置での測定の流れを説明する。 
加圧アクチュエータにより、指に圧力を印加すると同時に、LED から光を生体(毛細血管)
へ向け照射し、生体から伝播されてきた光を光検出器で検出し、感知した光を電圧に変換す
る。その信号をロックインアンプにて増幅、高周波信号の除去を行い、マイコンボードへ取
り込む。マイコンボードで AD 変換を行ない、LAN ケーブル を介してデータを PC に取
り込む。PC にて得られたデータを用いて血液パラメータを算出する。 
 
次にロックインアンプ(信号処理順序)について説明する。 
 ロックインアンプの基本原理を Fig.4-1(e)に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-1(e) ロックインアンプの基本原理[6] 
 
 
 ロックインアンプは参照信号と同期をとった入力信号に対し、スイッチ素子で参照信号
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と乗算を行った後 LPF をかけることにより、入力信号の直流成分のみを取り出すことがで
きる。 
 本装置でのロックインアンプのブロック図を Fig.4-1(f)に示す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fig.4-1(f) ロックインアンプのブロック図[6] 
ロックインアンプの信号処理順序を説明する。 
1. LED を発振器からの参照信号で点灯 
2. フォトダイオードからの電流を電圧に変換 
3. BPF で参照信号の周波数前後のノイズ成分を除去 
4. 乗算器で参照信号との乗算を行い、入力信号を直流成分に変換する。 
5. LPF によってノイズ成分を除去し、信号増幅を行う。 
 
 
 
 
 Table 4-1(a)に計測装置各部の仕様を記す。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
3 色 LED 光源 SML032RGB1T 
3 色フォトダイオード S10917-35GT 
加圧機構 電気式加圧アクチュエータ 
印加圧力 46～252[mmHg] 
参照信号周波数 緑:1.02[kHz] 青:1.70[kHz] 
LPF カットオフ周波数 5.0[Hz] 
サンプリング周波数 76Hz 
39 
 
 
Table 4-1(a) 計測装置の仕様 
 
 
4-2 カメラとモータによる指・センサ間距離の評価  
 
以下に、CCD カメラとそれにより取得される画像と、モータの写真を示す。 
 
 
           
Fig.4-2(a) 装置に導入したカメラとモータ 
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カメラとモータを使った指・センサ間距離の評価のフローチャートを Fig.4-2(b)に示す。 
 
       
Fig.4-2(b) 指・センサ間距離の評価のフローチャート 
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以下に、指の位置合わせ機能と指位置評価の様子を示す。 
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次に、評価機能なしの場合と評価機能ありの場合で比較する。 
 
 
このことから、評価機能無しの場合は毎回の測定で指位置のズレが目立つ。それに対して 
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それに対して、右側の評価機能ありの場合は、再現性が高い事が分かる。 
ヘモグロビン波形からも再現性の向上が分かる。 
 
 
また、この評価方法のパラメータの定義を Fig.4-2(b)に示す。 
           
Fig.4-2(c) 平行度測定パラメータ Ea の算出 
 
平行度測定パラメータ Ea は 
𝐸𝑎= 100 – (tan
−1 (
𝐻𝑜𝑢𝑡𝑠
𝑊𝑜𝑢𝑡𝑠
) + tan−1 (
𝐻𝑖𝑛𝑠
𝑊𝑖𝑛𝑠
))×100 
≈ 100 – (𝜃1 + 𝜃2) ×100 点   (5-1) 
として評価を行う (一般に𝜃1と𝜃2は十分に小さい値であるため、この値から角度の違いが
評価できる) 。 
2 直線 loutsと linsがセンサと平行なら𝜃1 = 0, 𝜃2 = 0で 100 点となる。 
また、２つの角度の和を用いた理由は、角度変化への感度を上げるためである。 
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次に上下方向の位置ずれの評価に使用するセンサ間距離 fsd[mm]について述べる。Fig.4-
3(c)にセンサ間距離 fsd について示す。 
 
 
Fig.4-2(d) 指センサ間距離 fsd[mm] 
 
指センサ間距離 fsd[mm]はセンサの中央から指表面までの距離[mm]とする。 
センサの中央で計測する理由は、一様加圧を行うとき(平行度測定パラメータ Ea が 100 点
に近い時)の中心となる位置であり、最初に指と接触する位置となるためである。 
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第 5章 加圧光センサの臨床的適用 
 本章では加圧光センサを用いた臨床的適用のための有用性について述べる。 
  
5-1．臨床的測定を行う意義 
• 今回の測定の目的は、今後末梢循環評価を医学部にて予定している。そのため、2 色
光を使った新しい解析方法の有用性を確認するため、健常者で冷水負荷を行い評価
量がどのように変化するかを確認した。 
  
Fig.5-1(a) 冷水負荷時の写真 
 
以下に今回の臨床的測定で用いるための測定プロトコルを記す。 
 
Fig.5-1(b) 測定プロトコル 
 
＜測定プロトコル＞ 
①  光センサに生体を透過せずに入射する直接伝播光を測定する。 
②  氷水に手を付けて冷水負荷を行う 
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③  カメラとモータを使い指の位置合わせを行う 
④  位置合わせ後、皮膚温が安定するまで血液流出―再充満測定を繰り返し行う（1 測定
17[sec]） 
⑤ 300[mmHg]を 10 秒間加えることで血液を流出させ、生体のみの光吸収量を測定 
 
＜強加圧後弱加圧測定の加圧シーケンス＞ 
①  7.0sec の休憩を行い、その間に左手に装着したセンサによる脈拍測定を行い、心拍同
期を行うためのデータを取得する。 
②  拍動 2 拍分の時間の一次圧を加える。この際、一次圧は脈拍測定においてヘモグロ
ビン相当量がボトムの値を取る時刻から開始する。 
③  1 回のシーケンス全体が 17sec となるように二次圧を加える。 
 
また、今回は、測定回ごとに皮膚温度を測定した。 
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5-2．測定結果 
 
 まず、評価パラメータについて述べる。血液相当量波形に対するパラメータ値の位置を
Fig.5-2(a)に示す。 
 
Fig.5-2(a) 評価パラメータ 
 
∆𝐶𝐻𝑏,𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜：血液再充満量の青と緑の比 
 ∆CHb,Bと∆CHb,Gは細動脈に依存 
 青色光と緑色光の吸光係数の違いから動脈の酸化,還元ヘモグロビン量が推定
できる。 
𝑄𝑟,𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜：1 次圧時の細静脈に起因するパラメータで、青色光と緑色光の比 
・ 青色光と緑色光の吸光係数の違いから酸化,還元ヘモグロビン量が推定できる。 
𝐶𝑣𝑒𝑖𝑛,𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜：2 次圧時の細静脈に依存するパラメータで、青色光と緑色光の比 
 Cvein,B と Cvein,G は毛細血管と細静脈に依存 
・ 青色光と緑色光の吸光係数の違いから酸化,還元ヘモグロビン量が推定できる。 
 
 
 
 
次に冷水負荷測定の結果の Hb 波形例を Fig.4-3(b)に示す。 
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Fig.5-2(b) 冷水負荷測定より青色光と緑色光から算出した Hb 波形 
 
冷水負荷の測定から得られた Hb 波形例から、以下の事が考察される。 
・ 橙（51 秒）：冷水負荷解除直後は血液の流入が多少観測され、拍動も観測でき
る。 
・ 赤（2 分 50 秒）：約 1~4 分は血液の流入が小さくなる事が観測できます。 
・ 緑（8 分）：冷水負荷解除後約 4 分以降は血液の流入が大きい事が観測され、
拍動も観測できる。 
 
 
以下に、被験者:男性 A,男性 B の皮膚温度を示す。 
      
Fig.5-2(c) 被験者 A, 被験者 B の皮膚温度 
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被験者 A と被験者 B 共には冷水負荷を行ってから、約 4 分間は手が赤くなり、充血してい
る事が確認されている。 
 
 
以下、被験者:男性 A,男性 B の 2 名で結果を示す。 
 
パラメータ Qr,G ,Qr,B をまとめたものを Fig.4-3(d)、Fig.4-3(e)に示す。 
 
Fig.5-2(d)  パラメータ Qr,G ,Qr,B の場合 
 
左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、橙が約 1 分時点、赤が 1～4 分時
点、緑が 4 分以降のデータとなっています。 
この結果から、最初の約 1 分時点が一番値が高くなっている事が確認でき、その後、約 4 分
時点まで急峻に下がっていき、その後（4 分以降）徐々に小さくなる事が確認されます。。 
 このことから、毛細血管における血液の応答が受動的であるため、常にうっ血している
ことが考察される。 
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Fig.5-2(e)  パラメータ Qr,G ,Qr,B, Qr,ratio の場合 
 
こちらも、左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、上のグラフが縦軸 Qr,B
で横軸 Qr,G のグラフで、下のグラフは、Qr,ratio のグラフとなっている。 
橙が約 1 分時点、赤が約 1～4 分時点、緑が 4 分以降のデータとなっていて、この結果か
ら、最初の約 1~4 分は直線上にのっている事が分かり、酸化,還元がほぼ一定である事が考
えられます。、約 4 分以降はばらつく。 
また、Qr,ratio のグラフからも両者とも酸化,還元の比がほぼ一定であることが確認でき
る。 
 
これらの事から、毛細血管では冷水負荷終了直後は血液量が下がるといった応答が見られ
るが、血液の酸化-還元の構成比は変わらない事が示唆される。 
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パラメータ∆𝐶𝐻𝑏,𝐺 , ∆𝐶𝐻𝑏,𝐵をまとめたものを Fig.4-3(f)、Fig.4-3(g)に示す。 
     
Fig.5-2(f)  パラメータ∆𝐶𝐻𝑏,𝐺 , ∆𝐶𝐻𝑏,𝐵の場合 
 
こちらも、左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、上のグラフが∆𝐶𝐻𝑏,𝐺で下
のグラフが∆𝐶𝐻𝑏,𝐵のグラフとなっています。 
橙が約 1 分時点、赤が 1～4 分時点、緑が 4 分以降のデータとなっている。 
測定開始から約 1 分は充血しているため血液量が急激に大きくなっていく。 
約 1～4 分の間は、値が小さくなっていき、徐々に充血から解放されていき、約 4 分以降は
充血が終了しているのにも関わらず値が徐々に大きくなり、流入量が大きくなっていく事
が確認された。 
 
このことから、①の所で温度が著しく低いため、生体の防衛反応により、一度血液の流入
量を多くするが、②で皮膚温度が戻ってくるので流入量を戻してしまう。 
ただし、③である程度温度が上昇するとまた流入量が上昇していく事が考えらる。 
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Fig.5-2(g)  パラメータ∆𝐶𝐻𝑏,𝐺 , ∆𝐶𝐻𝑏,𝐵, ∆𝐶𝐻𝑏_𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜の場合 
 
こちらも、左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、上のグラフが縦軸∆𝐶𝐻𝑏,𝐵、
横軸が∆𝐶𝐻𝑏,𝐺のグラフとなっています。 
この結果から、最初の約 1 分は∆𝐶𝐻𝑏,𝐵が多少大きい傾向にあり、約 1~4 分は徐々に小さく
なり、約 4 分以降は徐々に大きくなっていく傾向にある。 
①の測定開始から約 1 分の充血している時が∆𝐶𝐻𝑏,𝐵が大きいため酸素が潤沢であること
が示唆され、この破綻が末梢循環の評価に使える可能性がある。 
 
下のグラフが、パラメータ∆𝐶𝐻𝑏_𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜をグラフ化したものとなります。 
酸化ヘモグロビンも、最初の約 1 分は大きい傾向にあり、約 1~4 分は徐々に小さくなり、
約 4 分以降は徐々に大きくなっていく傾向にある。 
 Ratio のグラフでも、酸化が大きい事が確認できる。 
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パラメータ∆𝐶𝐻𝑏,𝐺 , ∆𝐶𝐻𝑏,𝐵をまとめたものを Fig.4-3(h)、Fig.4-3(i)に示す。 
 
Fig.5-2(h)  パラメータ∆𝐶𝐻𝑏,𝐺 , ∆𝐶𝐻𝑏,𝐵の場合 
 
こちらも、左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、上のグラフが𝐶 vein,Gで下
のグラフが𝐶 vein,Bのグラフとなっています。 
橙が約 1 分時点、赤が 1～4 分時点、緑が 4 分以降のデータとなっていまして、最初の約 1
分が値一番大きい値をとり、その後、約 4 分時点まで徐々に値が下がっていき、約 4 分以
降は被験者 A では徐々に小さくなっていき、被験者 B では値がバラバラである事が確認さ
れる。 
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Fig.5-2(i)  パラメータ𝐶 vein,G , 𝐶 vein,B , 𝐶𝑣𝑒𝑖𝑛,𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜の場合 
 
こちらも、左が男性 A で右が男性 B の結果となっていまして、上のグラフが縦軸𝐶𝑣𝑒𝑖𝑛,𝐵、
横軸が𝐶𝑣𝑒𝑖𝑛,𝐺のグラフとなっています。 
 
2 人の被験者で少し傾向が違い、被験者 A では①で充血量が少し小さく、生化学的な防衛
反応が少し悪いため、細動脈からの血液構成比がおびいている事が考えられる。 
 
被験者 B は、傾向としてはパラメータ Qr とほぼ同じで、充血が終わった後一定になり、う
っ血が解消する事が確認できる。 
③ではパラメータ Qr よりも値が大きく、2 次圧であるため、コンスタントに溜まっている
血液であると考えられる 
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第 6章 結論 
 
6-1．結論 
1. 測定前の指の位置決めにおいて、カメラとモータを用いる事により、指位置を定量的かつ簡単化す
るシステムを提案した。 
 
2. 冷水負荷測定を末梢循環機能を評価するためのモデル計測方法として、青色光と緑色光からヘモグ
ロビン濃度を求める事により、酸化,還元ヘモグロビンの大小を評価する解析方法を提案した。 
 
3. 冷水負荷終了から約 4 分までで、細動脈と細静脈で充血、うっ血が観測されたが、細動脈の酸化ヘ
モグロビンが大きいという治験の新しい評価パラメータの可能性を見つけた。 
 
4. 毛細血管はただ細動脈に対して受動的な反応しかしないことが確認された。 
 
 
6-2．今後の課題 
1. さらに被験者を増やすため、医学部と共同で臨床実験を行いさらなる有用性の検証を行う必要がある。 
 
2. 誤差要因として、1 つ目は生理学的な変化が考えられる。 
 誤差を抑えるためには、同一条件下で計測するという、測定のプロトコルの確立が必要となる。 
 
3. 誤差要因として、2 つ目は光路長による誤差が考えられる。 
 受光強度から、Lambert-Beer 則よりヘモグロビン量を推定しているが、この時、青色光と緑色光の
光路長は共に 1[mm]と仮定している。しかし、実際のところ同じであるかは不明であるため、青色光
と緑色光に光路差があれば誤差要因となる。 
 しかし、同一人物で冷水負荷や加圧(1 次圧,2 次圧)による生体への負荷を加えた後のレスポンスであ
れば問題は少ない。 
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